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中文摘要 
    本篇研究中，我們首先提出利用旋轉塗佈技術將硝化纖維膜固定於延
伸式閘極感測場效電晶體，並將酵素固定於硝化纖維膜上用以探討蛋白質
之固定效率。旋轉塗佈所使用的硝化纖維素溶液之濃度將會影響延伸式閘
極感測場效電晶體之感測度，因此為了找出表面最佳化的條件且又能維持
其感測度與蛋白質固定能力，針對硝化纖維溶液的配製包含固定化基材濃
度、溶劑與非溶劑比例與旋轉塗佈的轉速做探討，其結果顯示配製硝化纖
維溶液最主要的參數為9%硝化纖維、3%去離子水與3000 rpm之轉速，將
此硝化纖維溶液旋轉塗佈於延伸式閘極感測場效電晶體上其感測度仍可
維持在53±1.2 mV/pH，此外為了了解延伸式閘極感測場效電晶體經硝化纖
維膜修飾後其固定蛋白質能力，我們利用尿素酶固定於經硝化纖維膜修飾
的延伸式閘極感測場效電晶體，形成尿素感測器，此尿素感測器於尿素濃
度為64 mg/dl之尿素溶液中其反應電壓達136mV，硝化纖維膜表面的多孔
性形成一種低擴散障蔽，使此尿素感測器於反應時間約20秒時即達最大反
應電壓。尿素感測器穩定度之測試，元件在尿素溶液中反覆量測，量測27
次後此酵素感測器仍然可保持其良好的工作性能。與包埋固定法相互對
照，硝化纖維膜之固定蛋白質能力相似，但其形成較低的擴散障蔽。
 
 
關鍵字：生物感測器，硝化纖維，延伸式閘極感測場效電晶體
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Abstract 
    In this paper, we propose an EGFET biosensor which the enzyme was 
immobilized on the nitrocellulose film. A porous nitrocellulose layer formed 
by phase inversion process was deposited on SnO2/ITO gate directly by 
spin-coated technology. To reach a surface chemistry condition can 
corresponding EGFET has appropriate pH-sensitivity and protein 
immobilization capability, the optimized nitrocellulose film manufacturing 
conditions were discussed  through factors of inverse phase process, spin 
speed of the spin coater concentration of nitrocellulose. To understand the 
protein immobilization ability of nitrocellulose modified EGFET, we 
immobilized the urease on nitrocellulose film which used as an urea biosensor. 
The device shows a response of 136mV in a urea concentration of 64mg/dl. 
The porous surface of nitrocellulose shows low diffusion barrier, which has a 
fast response time of 20 sec. After a stability test, we found the sensor could 
maintain its excellent performance for detection of urea samples at least repeat 
measured of 27 times during 60 days. It is concluded that the developed 
nitrocellulose modified EGFET is perspective for its biosensor application for 
the determination enzyme or antigen-antibody reaction that the proposed 
method to prepare a selective biological membrane. 
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第一章緒論 
1.1研究背景 
1962年Clark與Lyon提出酵素電極之概念，利用酵素與受質之間的關
係建立新的分析方法，為第一代之生物感測器【Clark L. C. et al., 1962】，
生物體本身就具有各式各樣的化學量感受器，包括味覺、嗅覺、內分泌系
統的荷爾蒙受體，神經傳導系統的神經化學傳遞物質與受體蛋白質，酵素
與基質及免疫系統中的抗體-抗原等等。因此，生物體本身實際上式一個
化學受體(chemoreceptors)的集合體。這些化學受體均具有高度的特異性
與選擇性與靈敏度，而且絕大部分係屬於受體蛋白質分子。而生物感測器
的定義為「使用固定化生物分子結合換能器，用以偵測生物體內與體外之
環境化學物質或與其起特異性交互作用後產生回應的一種裝置」【陳佳琪, 
2003】，如圖1-1。生物感測器由兩個主要關鍵部份所構成，ㄧ為來自於
生物體分子、組織部份或個體細胞的分子辨認元件，此元件為生物感測器
信號接收或產生部份。另一為屬於硬體儀器元件部份，主要為物理信號轉
換元件。因此，如何以生化方法分離、純化甚至設計合成特定的生物活性
分子(biological active materials)，結合精確而且回應快速的物理換能器
(transducers)組合成生物感測器反應系統，為研究生物感測器的主要目的。 
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    生物感測器的發展，自1962年Clark和Lyon兩人提出酵素電極的概念
後，Yellow Springs Instrument公司於1979年即積極投入商品化開發與生
產，啟開了第一世代生物感測器投入醫檢市場，最早的商品為血糖測試用
酵素電極。Yellow Springs Instrument公司的上市成功與八零年代電子資訊
業的蓬勃發展有很密切的關係，並且一舉帶動了生物感測器的研發熱潮。
Medisense公司於1987-1988年繼續以研發第一代酵素電極為主，於1988年
由於成功的開發出調節(mediator)分子來加速回應時間與增強測試靈敏度
而聲名大噪，並以筆型(Pen 2)及信用卡型(companion 2)之攜帶型小型生
物感測器產品，於1988年上市後立即襲捲70%以上的第一代產品市場，成
為生物感測器業的盟主。第二世代的生物感測器定義為使用抗體或受體蛋
白當分子識別元件，換能器的選用則朝向更為多樣化，諸如場效電晶體
(FET)，光纖(FOS)，壓電晶體(PZ)，表面聲波器(SAW)等。雖然第二世
代的生物感測器，自1980年中期即開始引起廣泛的研發興趣，但ㄧ般認為
尚未達醫檢應用階段，預定相關技術須待世紀末前方能成熟。目前可稱的
上第二世代的生物感測器產品為1991年上市的瑞典商Pharmacia所推出的
BIAcore與BIAlite兩項產品。Pharmacia公司於1985年成功地開發出表面薄
膜共振技術(SPR,Surface Plasma Resonance)，利用此一光學特性開發出可
以於10-6g/ml到10-11g/ml之低濃度下，進行生物分子間交互作用的即時偵測
式生物感測儀器。第三世代的生物感測器定位在更具攜帶式、自動化，與
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即時測定功能【謝振榮, 2006】。 
    
隨著金屬氧化物半導體場效電晶體（metal-oxide-semiconductor filed 
effect transistor, MOSFET）技術的演進，以MOSFET技術所延伸出的感測
器逐漸被應用於各項研究，例如：離子感測場效電晶體（ion-selective filed 
effect transistor, ISFET）為一種結合電化學與微機電之元件，具有離子選
擇電極的功能也具有場效電晶體之特性【Bergveld P. et al., 1970】。延伸
式閘極感測場效電晶體（extended gate field effect transistor, EGFET）為另
ㄧ種離子感測結構，其本身具有低成本、易封裝、穩定度高等優點，因此
非常適合應用於在點照護檢驗（POCT）【Li-Te Yin et al., 2000】。在點
照護檢驗（point of care testing, POCT）可以應用於居家照護與醫院，其最
主要的目的是使檢驗結果快速的資訊到達醫師或病患手中，臨床與實務操
作都可以解釋速度的重要性【Avraham Rasooly, 2006】。 
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1.2研究目的與動機 
    
硝化纖維素（nitrocellulose）為一種聚合物，主要以非共價鍵結方式
與核酸和蛋白質進行結合，而實質上硝化纖維素以不可逆的方式且使用於
傳統的墨點法，應用於與生物物質結合已超過六十年。硝化纖維膜為一種
高品質的膜，常用於西方墨點法、北方墨點法、南方墨點法和快速免疫色
層分析法【Abeyrathne PD et al.,2007、Kailasapathy K. et al., 2000、Stefan 
Oehler et al., 2000、Southern E. M. et al.,1975、Xiaoli Liang et al., 1998】。
關於蛋白質與硝化纖維素之間的結合機制目前尚未了解，其表面之疏水性
及靜電作用為較具可能性的蛋白質固定化機制【Gershoni J. M. et al., 
1983】。在2001年，Pijanowaka et al.提出利用離子感測場效電晶體（ISFET）
直接測定三酸甘油脂，使用micro-reactor佈滿脂解酶（lipase）並固定在一
般硝化纖維膜上，micro-reactor為一種flow-through管柱，內層與外層都包
覆有nylon，受質溶液的流動主要利用蠕動幫浦推進，酵素則固定於硝化
纖維素之感測閘極上【Pijanowska D.G. et al., 2001】，如圖1-2所示。 
    
在本篇研究中，我們首先提出利用旋轉塗佈技術直接將硝化纖維素固
定於延伸式閘極感測場效電晶體（EGFET）表面，進而發展成酵素感測
器與免疫感測器。單一層硝化纖維膜固定於生物感測器上主要是結合
silianization compound和去離子水。硝化纖維膜固定於二氧化錫感測閘極
上提供silianization compound以提供更強的化學鍵結，結合去離子水則會
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造成phase inversion process進而形成一多孔性表面，可以促進蛋白質等物
質之固定效率，在先前蛋白質晶片的實驗中，也是利用旋轉塗佈技術將硝
化纖維素塗佈於玻璃上並固定抗體，因此我們利用此技術將硝化纖維素塗
佈於延伸是閘極感測場效電晶體（EGFET）上，結果發現固定有硝化纖
維素之生物感測器其特性並無晶片來得好，因此找出硝化纖維素其最佳化
條件旋塗於延伸式閘極感測場效電晶體（EGFET）並可固定蛋白質之條
件為本篇所述之重點。
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1.3論文架構 
    
首先於第二章理論分析部份對於生物感測器之種類與原理、酵素固定
化方式、延伸式離子感測場效電晶體工作原理、相轉換法、成膜理論、尿
素之生理機制與尿素循環進行說明。第三章說明感測器之製作方式與相關
參數，進而找出最佳條件。第四章分別論述硝化纖維素溶液之phase 
inversion process所形成之多孔性膜、硝化纖維素的濃度與旋轉塗佈轉速會
影響pH感測度與尿素感測器之反應電壓及穩定性測試。第五章則綜合結
果與討論並歸納出結論以及未來發展。
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圖1-3、論文架構圖 
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第二章理論分析與探討
 
2.1生物感測器之種類與應用 
    
生物感測器的定義為使用固定化的生物分子結合換能器，用來偵測生
物體內或生物體外的環境化學物質或與之起特異性交互作用後產生回應
的一種裝置。
 
目前٩照換能器的不同可以將生物感測器分為三大類：
 
（1）電化學生物感測器（electrochemical biosensor）：主要測定原理為利
用氧化還原反應作為訊號產生方式，例如使用ဟ๻糖氧化酶固定於電極上
時，當ဟ๻糖被氧化時，溶液中氧的含量會有所增釥，ᙖ由氧含量可得ޕ
與ဟ๻糖濃度之間成正比。1962年Clark與Lyon首先開發出的生物感測器
即為此類，利用電流計量測方式測定溶液中ဟ๻糖之濃度【Clark L. C. et 
al., 1962】。此種生物感測器٩ᒡ出方式的不同可細分為：amperometry、
voltammetry 與conductivity等三種方式，如圖2-1所示。 
電化學式生物感測器之電流-電壓響應，電位式之響應為固定電流，
I=O，而有表面電荷ׯᡂ，電流式之響應為固定電壓，如氧化還原電位，
測得氧化還原電流，如圖2-2，以一個0.1M的硫酸溶液的氧化還原反應來
說明，將工作電極(W)給予正電,ᇶ助電極(Aux)給予ॄ電,當電位ৡ大於Ed+
時，如curve A於W形成還原反應，使ణ離子得到電子形成ణ਻，而Aux
ᆄ形成氧化反應，使水解離成ణ離子及氧਻，並釋出電子，當電壓ৡ小於
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Ed時，電極間無ృ電流೯過，溶液與電極間的ϟ面如同一dielectric此ϟ面
稱為double layer，當電壓ৡ大於Ed時此dielectric஝ው，一個potentiometer
即工作於dielectric未஝ው的的୔ୱ,即電極間的電壓ৡ小於正ॄEd，而
amperometer sensor工作於dielectric஝ው的୔ୱcurve B為溶液中加入硫酸
៓਽離子的氧化還原curve，硫酸៓਽離子於溶液中形成一氧化還原對，
並可將double layer "shorts out"௞,使電子屯ሡ較少的能量即可ऀຫ此ϟ
面，圖中Eeq代表了無ృ電流(氧化電流等於還原電流)時之岅ᑽ電位。 
（2）光學式生物感測器（optical biosensor）：主要工作原理為於光纖的
ᕵ切面ᆄ固定一層試劑材料，如ᑻ光物質，當溶液中產生化學反應時，ᙖ
由ᑻ光物質的ᡂ化產生光學訊號達到偵測目的，而目前應用於光纖生物感
測器之關鍵技術為漸ೳ波技術與表面電ዀ共振技術【Van Der Spoegel J. et 
al., 1983】，如圖2-3。 
（3）壓電晶體生物感測器（piezoelectric quartz crystal biosensor）：壓電
晶體對於重量具高度靈敏度，而常ـ的壓電晶體生物感測器有：ࠆ度୊力
ኳ式（thickness-shear mode, TSM）、表面聲波（surface acoustic wave, 
SAW）、៻曲表面波（flexural plate wave, FPW）、聲ॣ岅݈ኳ式（acoustic 
plate mose, APM）【陳佳琪, 2003】，如圖2-4，以岳英微量Ϻ岅為例，以
QCMs偵測病ࢥ，其元件基݈是一岳英᎜ᕏ器，在岳英᎜ᕏ器上ᆄ固定一
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抗體（此抗體可固定病ࢥ），此時ᕇ得一ᓎ率ॶ，當病ࢥ與抗體進行免疫
反應完後，得到另一ᓎ率ॶ，兩ᓎ率的ৡॶ，即可表示病ࢥ的濃度。
 
    
離子感測場效電晶體（ion-selective filed effect transistor, ISFET）為電
化學生物感測器的一種，其主要工作原理為去除
 MOSFET上的金屬閘
極，ܫ置於待測的溶液中，去除金屬閘極後ኪ៛出之二氧化ޖ（SiO2）與
溶液接᝻，用以感測二氧化ޖ表面所產生的電位，換ق之離子感測場效電
晶體（ion-selective filed effect transistor, ISFET）為一種結合電化學與微機
電之元件，具有離子選擇電極的功能也具有場效電晶體之特性【Bergveld 
P., 1970】。離子感測場效電晶體包含೚多種類，٩離子感測膜的不同即
可偵測不同的離子，目前而قpH-ISFET為最基本之架構，ऩ將酵素固定
於感測膜上即稱為酵素感測器（Enzyme modified filed effect transistor, 
EnFET），如圖2-5所示。 
    
此外為了釥少導線造成஌生電৒與電ߔ影響CWE的特性，因此將FET
與ISE結合在一起，即將ISE薄膜直接固定在FET的閘極表面，形成了
ISFET，如此導線長度造成的஌生電৒及電ߔ效應可以釥到最小，如圖2-6。 
    1980年Caras與Janata首先提出將penicillin固定於離子感測場效電晶體
閘極上，形成penicillin酵素感測器，而後續以此架構製作之感測器也逐漸
問世，例如：尿素感測器、ဟ๻糖感測器等。
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2.2酵素固定化技術 
    
酵素固定化技術主要是指將酵素߳ज़於特定୔ୱ內，使其可以重ፄ使
用，而至Ϟ為尩仍無一個適合的固定方式適用於所有研究，因此針對不同
研究方向而有不同的酵素固定化技術，目前大致上可分為五大類，如圖2-7
所示【陳佳琪, 2003】： 
（1）吸附（adsorption）：吸附法主要是利用Υ得岣爾力使酵素附著於信
號轉換器上，操作ᙁ單但效果不佳，此法可維持酵素本身之結構，但其作
用力之微১৒易因外ࣚ因素影響而導致酵素ಥပ。
 
（2）微粒包覆（encapsulation）：此法主要將酵素包覆於各種半೸膜中，
可使酵素與信號轉換器ᆙ密結合，而常用的包覆材料有：Tflon、Nafion
等。
 
（3）包埋（entrapment）：此法主要將酵素與各種形式之ጤ體ష合後，將
酵素包覆於其中，此種固定方式相當醭ၹ且操作ᙁ單，大分子的酵素包覆
於ጤ體內不易流屺，小分子則ց，因此ሡམ配其屆固定方式使用以ᗉ免酵
素流屺。
 
（4）交聯（cross-linking）：此法利用具多۔能基之交聯劑將生物物質進
行Ս聯形成大分子，最常用的交聯劑有：岋二㼤（glutaraldehyde）、
bisdiazobenzidine等，其中以岋二㼤最常使用，交聯法主要優點為可以將
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酵素ᆙ密固定於信號轉換器上，但交聯劑本身的化學反應可能會ઇᚯ酵素
本身原本的結構而造成酵素屺去活性。
 
（5）共價鍵結（covalent bouding）：此法主要是利用۶此之間的۔能基
形成共價鍵結，ữ基、硫ణ基、ణ氧基等ࣣ可作為共價鍵結的۔能基，常
用於此法的ᏼ體包含೚多種類，如：纖維素、多孔性玻璃、離子交換ᐋ脂
等。
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2.3延伸式閘極感測場效電晶體之原理 
    
延伸式閘極感測場效電晶體（extended gate field effect transistor, 
EGFET）主要由離子感測場效電晶體（ion-selective filed effect transistor, 
ISFET）延伸而來，J. Van Der Spiegel et al.於1983年首先提出延伸式閘極
感測場效電晶體之結構【Van Der Spoegel J. et al., 1983】圖2-8所示，其中
有一條同ື電ᢑ，此水岅式ତ峚架構，具四個ତ峚架構，其利用؈積於閘
極上的IrOx、LaF3、AgCl、Ag2S等感測膜，分別偵測H+、F-、Cl-、Ag+等
四種離子之感測器。1986年，T. Katsube et al. 利用ᘢᗓ法將氧化⥩ᘢᗓ
於離子感測場效電晶體上，以此基ᘵ進行尿素與ဟ๻糖酵素感測器之研究
【Katsube T. et al., 1986】。而延伸式閘極感測場效電晶體之相關文獻中，
ࣣ使用低ߔॶ之感測膜，如：IrOx與SnO2，而傳統使用的SiO2、Si3N4、
Al2O3、Ta2O5ࣣ為高ߔ抗感測膜，並不適合應用於延伸式閘極感測場效電
晶體。
 
    1983年，Janata提出非對稱離子選擇元件之等效電路用以解釋為何延
伸式閘極感測場效電晶體ሡ使用低ߔॶ之感測膜，Janata主஭電位式化學
感測元件可分為對稱式（ solution/membrane/solution ）與非對稱式
（solution/membrane/solid）兩種，ISFET屬於後ޣ，圖2-9為非對稱離子選
擇元件之等效電路圖，EREF包含參考電極、水溶液與溶液ࣚ面，固ᄊ部分
做為導體，針對延伸式閘極感測場效電晶體而ق，ଷ設表面的感測膜具有
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很高的電ߔ，ϟ面所ಕ積的電৒相對過高，進而造成ᒡ出電壓不穩定，因
此延伸式閘極感測場效電晶體之感測膜ሡ具鄠低ߔॶ與高電৒之特性。
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2.4相轉換法（Phase inversion process） 
相轉換法是一般較常用薄膜製鄠法，所ᒏ相轉換法由Kesting等學ޣ
於1973年【Kesting R. E., 1773】所定義，ᙁق之就是將均Ϭ之液相高分子
溶液（casting solution）轉ᡂ成固相高分子薄膜，相分離（phase separation）
程ׇ是相轉換法的核尚؁ᡯ，此製膜方法較易製鄠出多孔性薄膜結構，同
時也常被工業化製程所௦用，以下則針對酱種較常使用的相轉換法加以ϟ
ಏ： 
（1）熱ᇨ導式相轉換法( Thermal induced phase separation，TIPS )：1990 年
Lloyed 等學ޣ【Lloyd D., 1990】以此法製鄠多孔性薄膜，並探討其相分
離行為，其基本方法Ώ是ᙖ著ྕ度ᡂ化，使均相高分子溶液之溶解度फ़
低，௓制相分離行為的產生，؈ᐘ而形成Ꮙጤ，最後形成一層薄膜，峘經
由๧ڗ（extraction）、醞發（evaporation）或հএଳᔿ（freeze drying）等
方法去除釔崊之溶劑ଳᔿ成膜。因此，溶劑在高ྕ下醞發，常是岮層形成
與ց的決定؁ᡯ，᠗膜溶液வ單一相轉成不均Ϭ相，整個成膜過程與溶劑
的醞發量及非溶劑添加物有密切的關係。因此，熱ᇨ導式相轉換法是᠗膜
後௓制其फ़ྕ速率及ྕ度ᡂ化，調整其相分離行為，ᙖ此ׯᡂ不同薄膜結
構的形成【Kurata M., 1982、Mehta R. H. et al., 1995、Vandeweerdt P. et 
al.,1991】。 
（2）ଳ式相轉換法( Precipitation by solvent evaporation )：此方法由Kesting 
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等學ޣ於1973年提出【Kesting R. E., 1973】，以ଳ式製程製鄠RO 薄膜，
ᙖ由高分子、醞發性溶劑、及不易醞發之非溶劑三成份配製成之᠗膜溶
液，在ࢌ固定ྕ度之下為均相溶液，在ࡡྕ程ׇ中溶劑逐漸醞發至完峖醞
發後，由於高分子溶解度फ़低，因相分離行為而形成多孔性薄膜結構
【Zeman L. et al., 1993】。因此，溶劑與非溶劑的醞發速率及相分離行為
是其主要௓制ᡂ數。 
（3）ᇃ਻相؈ᐘ法( Precipitation from the vapor phase )：此法由Strathmann 
等學ޣ於1977年所提出【Strathmann H. et al., 1977】，Ώ利用非溶劑ᇃ਻
相作為؇ᐘ程ׇ之០動力，由於ᇃ਻相在薄膜溶液的表面擴散速率是決定
؁ᡯ，使得非溶劑濃度在ࣚ面有明顯濃度ఊ度；於薄膜中則ᖿ於岅጗，因
此薄膜溶液酱屁在同一ᕓ間發生؇ᐘ而形成對稱性ੇᆟރ薄膜，當؇ᐘ快
時薄膜則出現手指ރ結構。 
（3）ᔸ式相轉換法( Immer sion precipitation )：此法常用以製造非對稱形
薄膜【F. C. Lin et al., 1996、J. Y. Lai et al., 1998、Mulder M., 1991、
Yanagishita H. et al., 1994】，並可廣泛用於各種薄膜分離程ׇ，如：਻體
分離、ᅖ೸ᇃ發、超過ᘠ、逆ᅖ೸等。製法係將高分子溶液᠗膜後੆入Ꮙ
聚劑中，此時溶劑和Ꮙ聚劑間進行擴散交換，以非溶劑將᠗膜液中之溶劑
๧ڗ出來，使高分子濃度提高，同時非溶劑也可進入᠗膜液中，讓高分子
溶解度फ़低，使᠗膜液固化成膜，如此所製得之薄膜೯常為一多孔性結
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構，而且膜結構具可ᡂ性及可調整性。另外，此製程也最常應用在商業化
薄膜及中ޜ纖維膜的製鄠，因為此製程最৒易操作，易於工業化。 
（5）ଳ/ᔸష合製程( Dry / Wet process)：由Zsigmondy 與Bachman 等學
ޣ於1992年提出஑利【Zsigmongy R. et al., 1992】，用以製鄠超過ᘠ薄膜，
此法Ώམ配ଳ式相轉換法及ᔸ式相轉換法使用【J. Y. Lai et al., 1998、
Kurata M., 1982】，係᠗膜溶液在᠗膜後經溶劑醞發一段時間，峘੆入Ꮙ
聚劑中使高分子固化成膜，其中溶劑醞發性、醞發時間是影響薄膜ጏ密層
形成之重要因素。 
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2.5成膜理論 
    膜結構之形成主要由二方向加以探討及解釋，一是熱力學，說明᠗膜
液之組成和成膜時外在設定條件對最後結構生成之影響，重ຎ的是起始的
條件；二是質傳動力學，利用溶劑非溶劑交換速率及相分離速度快ᄌ來影
響薄膜孔ࢰ分岄，岮層和岀型孔ࢰ生成。 
    非對稱高分子薄膜常以相轉換法（phase inversion method） 來製鄠， 
其中ᔸ式相轉換法是最常被௦用的方法【F. C. Lin et al., 1996、J. Y. Lai et 
al., 1998、Mulder M., 1991】，主要成膜؁ᡯ是將均相之高分子溶液
（homogeneous polymer solution）以ڊΘ塗佈適當ࠆ度於適當的支ኖ物
（substrate）上，然後੆入以非溶劑（nonsolvent）為主要成分的؈ᐘኲ中，
當高分子᠗膜溶液與Ꮙ聚劑（coagulant）接᝻後，會因溶劑與非溶劑間的
質傳交換作用發生相分離而分成高分子酢相（rich phase） 及೦相（lean 
phase），其中高分子酢相會固化（solidified）形成薄膜，而೦相則會形成
孔ࢰ（pore）。 
    在ᔸ式相轉換法成膜過程中包含了兩個十分重要的因素，一是成膜系
統（高分子-溶劑-非溶劑）的熱力學性質（如binodal curve、spinodal curve、
tie-lines… .等）所造成之相分離行為，另一則是溶劑-非溶劑間交換的質 
傳動力學，1956 年Tompa et al.【Tompa H., 1956】以Flory-Huggins therory 
計ᆉ三成份成膜系統之熱力學性質，並ᙖ由理論計ᆉᕇ得等ྕ下的液-液
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相分離ᜐࣚ（liquid-liquid phase separation gap）在相圖中的相對位置，即
所ᒏ的binodal curve。而其熱力學三成份等ྕ岅ᑽ相圖之相關位置如圖
2-10所示： 
    圖2-10中包含binodal curve、spinodal curve、結線（tie-line）、固化線
（vitrification line）、ጤ化線（sol-gel transition）及臨ࣚ點（crtical point）
與Berghmans point等相關位置，成膜過程中高分子᠗膜溶液由均相的溶液
經由在Ꮙ聚ኲ中進行溶劑-非溶劑間的質傳交換行為，使得᠗膜溶液發生
相分離行為而固化成膜，因此，ऩ能ᕕ解高分子-溶劑-非溶劑三成份的熱
力學相圖相關位置，則可用以ղᘐ所製得之薄膜形ᄊࡺ將就文獻上對於熱
力學相分離行為與其薄膜形ᄊ做一ϟಏ： 
（1）Binodal curve與Spinodal curve：高分子薄膜形ᄊ與熱力學關係，߃
期之研究大都是集中於binodal curve的؃ڗ【Tompa H., 1956】，因為binodal 
curve在相圖中的位置，決定了相分離୔的大小，一般而ق，相分離୔較
大ޣ，所製鄠出膜材之孔ሜ度岿較大【Flory P. J., 1953、Tompa H., 1956】。
此外岿有೚多文獻提出， 相分離時的組成（tie-line）岿是成膜過程中主
要的熱力學性質，如Lai et al.【J. Y. Lai et al., 1998】與Kim et al.【J. Y. Kim 
et al., 1997】醶提出，相圖中tie-line之௹率與岀形孔ࢰ（macrovoid）生成
與ց有所關聯，但由於實驗上的֚ᜤ，tie-line之組成大多是由理論ᆉ出，
以實驗做出的tie-line在文獻上較為少ـ。 
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（2）Vitrification與Sol-gel transition：有了binodal curve與tie-line之後，基
本的熱力學相圖，已完鄠，但要完峖了解薄膜成形過程，除探討相分離現
ຝ外，岿岊須對高分子的vitrification與sol-gel transition進行了。vitrification 
一般ࣣ崊在於高濃度的高分子組成，如圖2-10之I୔，由於此୔之高分子
濃度過高，不易發生相分離行為，因此在成膜過程中易形成ጏ密結構。
Sol-gel transition 為薄膜成形時另一重要性質，如圖2-10之VI୔，其對於
薄膜結構的定形相當重要，所ᒏsol-gel transition是指溶液中有物理性或化
學性的交聯作用（crosslinking effect），使溶液ᗹ度大酭上ϲ呈現無法流
動的特性，使高分子溶液۶此聚集而形成三度ޜ間的固定結構【Mulder M., 
1991】，因此可對薄膜結構產生定形的作用。 
    ೚多的᛾Ᏽ顯示熱力學行為並不ى以完峖解釋成膜過程，岊須加入質
傳動力學的考量，在೚多成膜系統中，膜結構事實上是ڗ決於溶劑-非溶
劑間的交換速率，例如岀形孔ࢰ的生成等。以ᔸ式製程為例，當高分子溶
液᠗膜溶液੆入Ꮙ聚劑中成膜，如圖2-11所示： 
    ᠗膜液中之溶劑與Ꮙ聚劑۶此會擴散交換，Ꮙ聚液之ᅖ೸進入᠗膜液
的೯量為J1，溶劑的流出೯量為J2。就定性方面而ق，J1 和J2 的比ॶ是薄
膜孔ሜ度高低良好的指標，當J2/J1 比ॶ較小時，代表Ꮙ聚劑易進入᠗膜液
中，因此成膜路৩較易進入相分離୔，᠗膜液相分離程度也較大，薄膜孔
ሜ度相對也較高，相對地，J2/J1 比ॶ較大時，代表Ꮙ聚劑較不易進入᠗膜
  -21-
液中， 所以成膜路৩不易進入相分離୔，薄膜孔ሜ度較小。 
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2.6尿素之生理作用機制 
    
每日所ឪڗ之蛋白質於੃化ၰ水解成ữ基酸【陳佳琪, 2003】，吸收
後可重ፄ讓身體利用進而合成蛋白質，但因蛋白質無法大量ᓯ崊於體內，
因此當ឪڗ過多或身體蛋白質感ࢉ發ݹ導致異化作用時，多Ꭹ的ữ基酸將
被代謝為水分、二氧化ᅹ並產生能量或轉換成其屆化合物，ữ基酸於人體
中主要代謝為尿素，不同生物所產生的含釘ቲ物也不ᅰ相同，例如：鄘類
與ݽᙝ類體內ữ基酸最ಖ代謝產物主要以尿酸為主，水生動物則以਽਻為
主。
 
人體ữ基酸代謝主要於ط᠌進行，ᙖ由尿素循環而形成尿素，尿素離
開ط᠌後經血液攜帶至๝᠌，於๝᠌之๝小ౚ過ᘠ後，除部份வ細尿管峘
吸收並回到血液中外，大部分ࣣவ尿液௨ݧ，因此血液中尿素之濃度由尿
素的生成與๝᠌之௨ݧ的岅ᑽ所決定。
 
    
人體每日約有30լ尿素வ尿液௨出，小部份尿素則由Ԡ液௨出，而๝
᠌對含釘ቲ物的處理最主要是௨ݧ，因此๝᠌於人體代謝及維持生ڮ活動
中具有重要的地位，ࡺ如何正確ຑ՗๝功能關係著๝᠌病人預先ղᘐ和ݯ
ᕍ方法之選擇，๝功能不峖時尿素釘ϲ高比非蛋白釘快而且敏感。血液中
的尿素濃度可以反應蛋白質之ឪڗ與異化作用，同時與๝᠌、ط᠌功能及
๝上ဏ內分泌機能有密切關聯，血液或尿液中尿素釘之濃度因此成為人體
଼ந的重要指標，臨床上可用以ղᘐ๝功能。
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血ዀ中尿素濃度為18-36 mg/dl，而臨床上尿素測量常以其含釘量表
示，稱為尿素釘（blood urea nitrogen，BUN），1 mg/dl尿素釘相當於2.14 
mg/dl尿素濃度，血液中尿素釘之正常ॶ為9-18 mg/dl。 
    
ㄧ般而ق，尿素釘ϲ高之原因可分為以下酱點：
 
（1） ௨ݧ障ᛖ 
a.
 
๝᠌起因性：當蛋白質ឪڗ量一定而無另外之生成增加時，血中尿素
的濃度則完峖由๝᠌之௨ݧ量來決定，因此血中之尿素濃度即可得ޕ
๝᠌機能障ᛖ之程度，少೚的๝᠌ཞ໾不會影響๝᠌功能，當血液中
尿素濃度上ϲ時表示๝᠌之機能障ᛖ已達相當ᝄ重的程度，如血中尿
素濃度超過50 mg/dl時，已進入๝૰ᆃ௃ݩ，達100 mg/dl時則是尿ࢥੱ
時期，進而考ቾࢱ๝。
 
b.
 
尿路ߔ༞性：雖然๝᠌機能無ཞ໾但வᒡ尿管至尿ၰ之尿路中有ߔ༞
時，因尿無法௨ݧ而引起血中尿素上ϲ，例如：ᒡ尿管與ᆮા之結岳，
前峚ဏޥ大，ᒡ尿管、ᆮા、前峚ဏ之ᕎੱ等。
 
（2） ๝外原因 
a.
 
組織蛋白之ઇᚯ：體內蛋白質之來ྍ除了໯१所ឪڗ外，尚可因身體
組織大量ઇᚯ而產生，例如：ᐨᐭ໾、外科手術、發ᐨ、岪ރဏ機能
ϗ進、酼性ဍዦ。當有大量之蛋白代謝就會產生更多的尿素而使血液
中的尿素濃度上ϲ。
 
  -24-
b.
 
ဉगၰ出血：ဉगၰ內出血時，會有大量的आ血ౚ與血మ蛋白，進而
產生大量尿素而使血液中尿素濃度上ϲ。
 
c.
 
१物中之蛋白質：如果ឪڗ१物中之蛋白質過多時，血液中尿素濃度
會ั微ϲ高。
 
    
因此血液與尿液中之尿素含量在臨床上具有意義，其應用分述如下：
 
（1）ຑ՗๝小ౚ之過ᘠ率：๝᠌的基本機能單位屭๝元，๝元是由๝小
ౚ和๝小管所組成的，約有一ԭ࿤至一ԭ三十࿤的๝小ౚ提供一岅方公尓
的過ᘠ表面積。๝᠌的所有๝元，屾們每分ដ形成๝小ౚᘠ液的量，岿即
每單位時間ᘠ過血ዀ的量，屭做๝小ౚ過ᘠ率（golmerular filtration rate）
ᙁ稱GFR，正常人每分ដ約125 ml，岿即每Ϻ約有180公ϲ的๝小ౚ過ᘠ
率，臨床上，以內ྍ性的Լ酸ὢ（creatinine）來ຑ՗GFR。Լ酸ὢ係來自
ԼԺ中的Լữ酸（creatine），由於Լ酸ὢ在血液中24小時內濃度的ᡂ化
很小，且வ๝小管被分泌出來的量岿非常地少，因此可以۹ౣ不計，ࡺ໻
須測其血ዀ濃度及24小時內收集的尿液量，即可ᆉ出正確的GFR。 
（3）協助᠘別࡚性๝૰ᆃ：GFRँ然ᡂৡफ़低，使體內含釘ቲ物࡚ቃ上
ϲ，進而產生高釘血ੱ（Azotemia）及尿ࢥੱރ，臨床上以Լ酸ὢ的మ除
率來ຑ՗GFR。 
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2.7尿素循環 
不論是在Ꭶ份屌ى或લ局的ރᄊ，多Ꭹ的ữ基都岊須௨出體外，在人
體內多Ꭹ的ữ基主要以尿素的型ᄊ௨出。1932年Hans Krebs與Kurt 
Henseleit提出尿素循環路৩，如圖2-12所示【Marhall L. et al., 2003】，此
路৩為人類細胞內ữ基酸釘代謝之最主要路৩，此循環於থ٢類ط細胞之
細胞質及粒線體內膜之反應方程式為：
CO2+NH4+3ATP+aspartate+2H2O→urea+2ADP+2Pi+AMP+PPi+fumarate 
而尿素循環可分為五؁ᡯ：
 
（1）合成carbamoyl phosphate，使用的酵素為carbamoyl phosphate 
synthetase I。 
（2）合成citruulline，使用的酵素為orinthine transcarbamoylase。 
（3）合成argininosuccinate，使用的酵素為argininosuccinate synthetase。 
（4）argininosuccinate຋解成arginine與fumarate，使用的酵素為
argininosuccinase。 
（5）arginine຋解成ornithine與urea，使用的酵素為arginase。 
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第三章材料方法 
3.1 實驗材料 
 硝化纖維素：powder，由Sigma chemical companyᖼ得。 
 3-glycidoxypropyltrimethoxysilane（GPTS）：由Pierce chemical company
ᖼ得。 
 尿素酶：urease，EC 3.5.1.5，powdes，type IX，20,000-40,000 units/g
來自Jack beans，由Sigma chemical company所ᖼ得。 
 尿素：urea，由J.T Baker所ᖼ得。 
 ITO玻璃基݈：50-100 Ω/□，ITOࠆ度230Å。 
 Tin oxide thin film：ࠆ度1500 Å，由RF sputtering system(tin oxide 
target，99.9%)ᘢᗓ而成。
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3.2實驗流程 
 
 
圖3-1、實驗流程圖 
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3.3 感測器的製作 
    
所使用的元件為SnO2/ITO玻璃，ITO(Indium-Tin Oxide)有極好的導電
性，ITO導電玻璃是在原本不導電的玻璃基݈上，ᗓ上一層可導電的金屬
材料，屾是製造液晶顯示器面݈重要的關鍵零組件之一，二氧化錫（SnO2）
則對ణ離子有極佳的感測靈敏度及穩定性，二氧化錫以ᘢᗓ法؈積於ITO
基݈上，其分子௨峚的ጏ密性及附著效果良好。
 
製作過程٩ׇ為： 
（1）將ITO基݈切鄨成所ሡ要之大小，利用超ॣ波振ᕏ器分別將ITO玻璃
基݈，先後置於岪ᎇ及去離子水中各మࢱ15分ដ。 
（2）利用৔ᓎᘢᗓ機(R.F. sputtering)，將SnO2 感測膜以ᘢ釞的方式ᗓ於
ITO玻璃基݈上，ࠆ度約為2000Å。 
（3）在ᗓ上感測膜後，利用ሌጤ將導線固定於預੮之ITO玻璃基݈之部
分，並置於150ʚ之੗ጃ約40分ដ。 
（4）待導線固定完成後，ߡ利用環氧ᐋ✊將元件封裝，屯੮下與感測膜
接᝻之ื口約2Ø2 mm2，封裝完成後岿置於150ʚ之੗ጃ約15 分ដ，使環
氧ᐋ脂固化後，即完成延伸式離子感測場效電晶體之製作，如圖3-2所示。 
     
 
    
  -29-
3.4 量測系統 
    
本研究所使用的量測系統，以SnO2/ITO之延伸式閘極感測場效電晶體
（EGFET）མ配標準參考電極（Ag/AgCl reference electrode）置於጗ፂ液
中，利用HP 33401A數位精密電表᠐出電位訊號，並以USB-GPIB cardᘏ
ڗ᠐出訊號，峘以Labview圖形૶錄೬體以即時૶錄感測器所᠐出的訊
號。如圖3-3。 
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3.5 硝化纖維素之表面修飾 
    
固定硝化纖維素溶液前，延伸式閘極感測場效電晶體之感測閘極٩ׇ
使用尹✉（acetone）、ଚ精、去離子水మࢱ，峘以釘਻ᄳ使其表面ଳᔿ。
製鄠硝化纖維溶液之؁ᡯ為GPTS先溶於尹✉，GPTS中的silane group可使
nitrocellulose membraneآ固的接合於SnO2表面上，另一方面可共價଼結蛋
白質之NH2 ۔能基，nitrocellulose membrane之多孔性及疏水性特性可以
物理性吸附蛋白質，待其反應兩小時後，添加硝化纖維素ણ末，待其完峖
溶解，加入去離子水，如圖3-4所示，配製完後ڗ適當體積旋轉塗佈於延
伸式閘極感測場效電晶體之SnO2/ITO感測閘極上，得到單一層硝化纖維膜
後，同時形成phase inversion process，將感測器置入60ʚ੗ጃ30分ដ，完
成後將此感測器置於相對ྒྷ度40ʘ之ٛ潮ጃ。 
 
圖3-4、硝化纖維素溶液配製流程
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3.6尿素感測器之酵素固定化作用 
    
本研究將௦用包埋及共價鍵結法之特性固定蛋白質，其表面化學方法
是以3-glycidoxypropyl-trimethyoxysilane（GPTS）ష合硝化纖維素與去離
子水形成硝化纖維素溶液，旋轉塗佈後形成硝化纖維素多孔性膜，峘將蛋
白質固定於此膜上。
 
    
為了探討經硝化纖維素溶液修飾之生物感測器其固定蛋白質效率，因
此ڗ20 mg尿素酶溶於5 mM、pH 6.2之ᕗ酸ᡶ጗ፂ溶液，ڗ6µl尿素酶溶液
用以修飾硝化纖維膜之延伸式閘極感測場效電晶體（EGFET）SnO2/ITO
感測閘極（圖3-5），並置於37ʚࡡྕᚇ交੗ጃ30分ដ，將酵素固定化於
੃化纖維膜，之後將此感測器置入5 mM、pH 6.2之ᕗ酸ᡶ጗ፂ溶液中以
轉速150 rpmమࢱ30分ដ，將未固定化的蛋白質౽除。 
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第四章
 
結果與討論
 
4.1 硝化纖維素溶液之phase inversion process 
    
延伸式閘極感測場效電晶體經由旋轉塗佈技術將硝化纖維素修飾於
SnO2/ITO閘極前，將硝化纖維素溶液直接旋轉塗佈於玻璃片上，其結果顯
示當固定生物物質於經硝化纖維素修飾的玻璃片時，表面之硝化纖維膜會
有ಥပ的現ຝ，因此為了ׯ๓此௃ݩ，GPTS與硝化纖維素ష合後直接塗
佈於SnO2表面以ᙁ化整個過程。固定於感測閘極上的硝化纖維膜具有固
定蛋白質之特性，硝化纖維膜附著於SnO2表面主要是ᙖ由silanization 
compound中之silane group與受質進行化學鍵結，在先前Pan et al.與Yin et 
al.文獻中提到元件表面之面積會影響SnO2 pH電極的感測度，低ߔ抗與表
面面積較大之元件有較佳的pH感測度。 
    
原本的SnO2/ITO元件其感測度約59mV/pH，然而當我們利用先前所提
的方法固定硝化纖維素，元件的感測度會釥少6mV/pH。在本篇研究中，
我們發現經由phase inversion process，硝化纖維素溶液中添加去離子水並
旋轉塗佈於SnO2/ITO表面的硝化纖維膜會形成一多孔性結構，此多孔性的
結構可促使延伸式閘極感測場效電晶體表面具低ߔ抗特性且形成較低的
擴散障蔽層。圖4-1結果顯示當添加不同比例的去離子水於硝化纖維素溶
液中會影響元件的感測度，當添加3ʘ去離子水於硝化纖維素溶液中時，
元件之pH感測度為53.5± 1.1mV/pH，因此添加3ʘ去離子水為形成多孔性
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表面之最佳條件。圖4-2主要針對添加不同比例2ʘ、3ʘ、5ʘ去離子水所
形成的phase inversion process以SEM（scanning electron microscope）作表
面外觀分析，結果顯示當添加3ʘ去離子水於硝化纖維素溶液中所形成的
多孔性之孔৩為0.2 µm，此高密度多孔性膜具有較高的受質擴散能力，表
面具較高導電性，上述兩種௃ݩ為延伸式閘極感測場效電晶體生物感測器
所ሡ之重要條件。 
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4.2 硝化纖維素的濃度與旋轉塗佈轉速會影響pH感測度 
    
硝化纖維素的濃度和旋轉塗佈轉速將影響塗佈於SnO2/ITO感測閘極
上硝化纖維膜之ࠆ度，߃؁ଷ設濃度較低的硝化纖維素མ配高轉速旋塗會
形成較薄的硝化纖維膜，然而低濃度之硝化纖維素並不能造成phase 
inversion process，進而無法形成多孔性膜，因此岊須找到適當的੃化纖維
素濃度୔間，以形成多孔性硝化纖維薄膜。圖4-3顯示不同濃度的硝化纖
維素修飾於延伸式閘極感測場效電晶體表面後元件之感測度，結果為9ʘ
硝化纖維素為最佳化濃度，經9ʘ硝化纖維素溶液修飾後的元件，感測度
為53.5±1.1mV/pH，高濃度的硝化纖維素可能會形成較ࠆ的膜，因此會फ़
低延伸式閘極感測場效電晶體表面的導電性，進而造成較ৡ之感測度。圖
4-4顯示利用不同轉速塗佈修飾硝化纖維膜之元件其pH感測度，由結果可
࣮出轉速低於2000 rpm時，元件的感測度與峘現性ৡ，其不穩定應是膜後
度較高，形成質傳障ᛖ所形成之結果，為了使元件具有良好的特性與峘現
性，我們選擇3000 rpm來旋轉塗佈，進而୺行後續相關實驗。 
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4.3 尿素感測器之反應電壓 
    
為了探討延伸式閘極感測場效電晶體經硝化纖維素修飾後的元件本
身固定蛋白質之效率，我們將尿素酶固定於元件表面並置於尿素溶液中，
ᙖ由酵素໽化水解反應，其反應式如下:  
，其反應將生成ữਥ離子、ᅹ酸ణ離子
及ణ氧離子，其中ణ氧離子將使感測元件表面呈現ᡵ化反應，並使表面電
位下फ़。 
圖4-5為典型尿素感測器反應電壓圖，尿素感測器置於pH6、5mM之
጗ፂ溶液中2分ដ後峘將此元件置於尿素溶液中2分ដ進行代謝，結果得
ޕ，當元件於尿素溶液濃度為64 mg/dl時，最大反應電壓可達136 mV，為
了觀ჸ此元件之回酸௃形，峘將此元件ܫ回pH6、5mM之጗ፂ溶液中，約
經過61秒，其反應電壓即可回酸至未反應前之電壓。 
圖4-6可࣮出當元件於尿素溶液濃度為64 mg/dl時，起始反應約20秒時
即可到達最大反應電壓的95ʘ。而圖4-7為尿素感測器的校正曲線圖，每
種濃度重ፄ進行三次量測，可偵測的尿素濃度動ᄊጄ酌為0.5-128 mg/dl，
尿素感測器置於尿素溶液濃度32 mg/dl中反覆量測，其相對標準ୃৡ為3.9
ʘ，穩定度方面，元件重ፄ進行量測次數直至27次時，元件仍有良好的反
應電壓，如圖4-8所示。 
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第五章結論
 
    
在本篇研究中，我們利用旋轉塗佈技術將硝化纖維素溶液固定於延伸
式閘極感測場效電晶體上的SnO2/ITO感測閘極形成硝化纖維膜，並將酵素
固定於膜上探討其固定蛋白質之效率。硝化纖維素ણ末溶於尹✉、HQUT
和去離子水中，GPTS可使硝化纖維膜ᆙ密的附著於SnO2/ITO感測閘極，
而去離子水則可使硝化纖維膜表面形成一種多孔性結構以利蛋白質附
著。實驗結果顯示，9ʘ硝化纖維素與3ʘ比例的去離子水並མ配3000 rpm
轉速可使旋轉塗佈後的硝化纖維膜具0.2 µm的孔৩，而經過硝化纖維素溶
液修飾過的延伸式閘極感測場效電晶體其感測度為53.5±1.1mV/pH；此
外，探討延伸式閘極感測場效電晶體經硝化纖維素修飾後的元件本身固定
蛋白質之效率，我們將尿素酶固定於元件表面並置於尿素溶液中，尿素溶
液濃度64 mg/dl中最大反應電壓可達136 mV；硝化纖維素溶液ᙖ由添加去
離子水而造成٢化作用，使元件表面形成一多孔性結構，此結構為低障蔽
層促使尿素感測器反應20秒時其可達最大電壓的95ʘ；穩定度測試方面，
實驗中所使用的尿素感測器在反覆量測尿素溶液約27次時，元件本身仍可
維持良好的反應電壓。與包埋法相互做對照，此硝化纖維膜之固定蛋白質
效率相似，但具低擴散障蔽，因此在未來期望經硝化纖維素修飾過的延伸
式閘極感測場效電晶體可進ㄧ؁發展成用於抗原抗體之免疫感測器。 
  -37-
參考文獻
 
Abeyrathne PD, Lam JS. (2007). Conditions that allow for effective transfer of 
membrane proteins onto nitrocellulose membrane in Western blots. Can. J. 
Microbiol. 53, 526-532.  
 
Ahmad A.L., Low S.C., Shukor S.R.Abd. (2007). Effect of membrane cast 
thickness on controlling the macrovoid structure in lateral flow nitrocellulose 
membrane and determination of its characteristics. Scripta Materialia 57, 
743-746. 
 
Bergveld P. (1970). Development of an ion sensitive solid-state device for 
neurophysiological measurements. IEEE Transactions on Bio-medical 
Engineering 17, 70-71. 
 
Boubriak O.A., Soldatkin A.P., Starodub N.F., Sandrovsky A.K., El’skaya 
A.K. (1995). Determination of urea in blood serum by a urease biosensor 
based on an ion-sensitive filed-effect transistor. Sensors and actuators B, 
26-27, 429-431. 
 
Carles Puig-Lleixà, Cecília Jiménez, Julián Alonso, Jordi Bartrolí. (1999).  
Polyurethane-acrylate photocurable polymeric membrane forion-sensitive 
field-effect transistor based urea biosensors. Analytica Chimica Acta 389, 
179-188. 
 
Charles M. Barksdale. (1998). On-probe immunoaffinity extraction by 
matrix-assisted laser desorption/ionization mass spectrometry, Analtical 
Chemistry 70, 498-503. 
 
Chung-We P., Jung-Chuan C., Tai-Ping S., Shen-Kan H. (2005). Development 
of the tin oxide pH electrode by the sputtering method. Sensors and Actuators 
  -38-
B, 108, 863-869. 
 
Clark L. C., C. Lyois.(1962). Electrode system for continuous monitoring in 
cardiovascular surgery. Annals of the New York Academy of Sciences 102, 
29-33. 
 
Flory P. J. (1953). Principles of polymer chemistry. Cornell University Press. 
New York. 
 
F. C. Lin, D. M. Wang and J. Y. Lai. (1996). Asymmetric TPX membranes 
with high gas flux. J. Membr. Sci., 110, 25. 
 
Gershoni J.M., Palade G.E. (1983). Protein blotting: principles and 
applications. Anal. Biochem. 131, 1-15. 
 
Janta J. (1983). Electrochemistry of chemically sensitive field effect 
transistors. Sensors and Actuators B, 4, 255-265. 
 
J. Y. Lai, M. J. Liu and K. R. Lec. (1994). Polycarbonate membrane prepared 
via a wet phase inversion method for oxygen enrichment from air. J. Membr. 
Sci., 86, 103. 
 
J. Y. Kim, H. K. Lee, K. J. Bank and S. C. Kim. (1997). Liquid-liquid phase 
separation in polysulfone/solvent/water systems. J. Appl. Polym. Sci., 
65,2643. 
 
J. Y. Lai, S. F. Lin, F. C. Lin and D. M. Wang. (1998). Constructure of ternary 
phase diagrams in nonsolvent/solvent/PMMA systems. J. Polym. Sc., Part B：
Polym. Phys., 36, 607. 
 
Jia-Chyi Chen, Jung-Chuan Chou, Tai-Ping Sun, Shen-Kan Hsiung. (2003). 
  -39-
Portable urea biosensor based on the extended-gate field effect transistor. 
Sensors and actuators B, 91, 180-186. 
 
Jun-Qi Wang, Jung-Chuan Chou, Tai-Ping Sun, Shen-Kan Hsiung, Guang-Bin 
Hsiung. (2003). pH-based potentiometrical flow injection biosensor for urea. 
Sensors and actuators B, 91, 5-10. 
 
Kesting R. E. (1773). Concerning the microstructure of dry-RO membrane, J. 
Appl. Polym. Sci., 17, 1771. 
 
Kurata M. (1982). Thermodynamics of polymer solutions. Harwood Academic, 
London. 
Katsube T., Araki T., Hara M., Yaji T., Si Kobayashi and K. Suzuki. (1986). 
A multi-species biosensor with extended-gate field effect transistors. 
Proceeding of 6th Sensor Symposium, Tsukuba Japan, 211-214. 
 
Kailasapathy K., Chin J. (2000). Survival and therapeutic potential of 
probiotic organisms with reference to Lactobacillus acidophilus and 
Bifidobacterium spp., Immunology and Cell Biology 78, 80-88. 
 
Lloyd D. (1990). Microporous membrane formation via thermally induced 
phase separation. I. Solid-liquid phase separation. J. Membr. Sci., 52, 239. 
 
Li-Te Yin, Jung-Chuan Chou, Wen-Yaw Chung, Tai-Ping Sun and Shen-Kan 
Hsiung. (1999). Separative structure ISFETs on a glass substrate. 
in:Proceeding of the International Symposium on Photonics and Applications, 
Nanyang Technological University, Singapore 3987, 416-419. 
 
Li-Te Yin, Jung-Chuan Chou, Wen-Yaw Chung, Tai-Ping Sun, Shen-Kan 
  -40-
Hsiung. (2000). Separate structure extended gate H+-ion sensitive field effect 
transistor on a glass substrate, Sensors and Actuators 71, 106-111. 
 
Li-Ye Yin, Chih-Yu Hu and Cheng-Hao Chang. (2008). A single layer 
nitrocellulose substrate for fabricating protein chips. Sensors and Actuators B. 
130, 374-378. 
 
Mulder M. (1991). Basic principle of membrane technology. Kluwer 
Academic Publisher, London. 
 
Mehta R. H., Madsen D. A. and Kalika D. S. (1995). Microporous membranes 
based on poly(ether ether ketone) via thermally-induced phase separation. 
J.Menbr. Sci., 107, 93. 
 
Martin Bakker, Fred van de Velde, Fred van Rantwijk, Roger A. Sheldon. 
(2000). Highly efficient immobilization of glycosylated enzymes into 
polyurethane foams. Biotechnology and Bioengineering70, 342-348. 
 
Marhall L. Summar, MD. (2003). Urea cycle disorders overviews. 
Genereviews, April 29. 
 
Nygaard A.P., Hall B.D. (1963). A method for the detection of RNA-DNA 
complexes. Biochemical and Biophysical Research Communications 12, 
98-104. 
 
Pijanowska D.G., Baraniecka A, Wiater R., Ginalska G., Lobarzewski J., 
Torbicz W. (2001). The pH-detection of triglycerides. Sensors and Actuator B. 
78, 263-266. 
Rebriiev A.V., Starodub N.F. (2004). Enzymatic biosensor based on the ISFET 
  -41-
and photopolymeric membrane for the determination of urea. Electroanalysis 
16, 1891-1895. 
 
Rasooly Avraham. (2006). Moving biosensors to point-of-care cancer 
diagnostics. Biosensors and Bioelectronics 21, 1847-1850. 
 
Southern E.M. (1975). Detection of specific sequences among DNA fragments 
separated by gel electrophoresis. Journal of molecular biology 98, 503-517. 
 
Strathmann H. and Kock K. (1977). The formation mechanism of phase 
inversion membrane. Desalination, 21,241. 
 
Stefan Oehler, Regina Alex, Andrew Barke. (1999). Is nitrocellulose filter 
binding really a universal assay for protein-DNA interations, Analytical 
Biochemistry 268, 330-336. 
 
Sant W., M.L., J. Launay, Do Conto T., Martinez A., Temple-Boyer P. (2003). 
Development of chemical field effect transistors for the detection of urea. 
Sensors and actuators B, 95, 309-314. 
 
Starodub N. F., Rebriev A.V. (2007). Liquid photopolymerizable 
compositions as immobilized matrix of biosensors. Bioelectrochemistry 71, 
29-32. 
 
Tompa H. (1956). Polymer solutions. Butterworths, London. 
 
Tai-Horng Young, Leo-Wang Chen. (1995). Pore formation mechanism of 
membranes from phase inversion process, Desalination 103, 233-247. 
Pourciel 
 
  -42-
Van Der Spoegel J., Lauks I., Chan P. and Babic D. (1983). The extended gate 
chemical sensitive filed effect transistor as multi-species microprobe. Sensors 
and Actuators B. 4, 291-298. 
 
Vandeweerdt P. and Berghmans H. (1991). Temperature-coccentration 
behavior of solution polydisperse, atactic poly(methyl methacrylate) and its 
influence on the formation of amorphous, micropous 
membranes.Macromolecules, 24, 3547. 
 
Xiaoli Liang, David M. Lubman, David T. Rossi, Gerald D. Nordblom, 
Charles M. Barksdale. (1998). On-probe immunoaffinity extraction by 
matrix-assisted laser desorption/ionization mass spectrometry, Analtical 
Chemistry 70, 498-503.  
 
Yanagishita H., Nakane T. and Yoshitome H. (1994). Selection criteria for 
solvent and gelation medium in the phase inversion process. J. Membr. Sci., 
89, 215. 
 
Zsigmongy R. and Bachman W. (1992). Filter and method for producing same. 
US Patent 1,421,341. 
 
Zeman L. and Fraser T. (1993). Formation of air-cast cellulose acetate 
membranes. Part II. Kinetic of demixing and macrovoid growth, J. Membr. 
Sci., 87, 267. 
 
໳߷鄮。探討添加劑對岀型孔ࢰ形成之影響。2002。中原大學化學工程系
碩士學位論文。 
 
陳佳琪。可ܙక式尿素感測器與前置ܫ大器之研究。2003。中原大學電子
工程系碩士學位論文。 
  -43-
 
尸ࡏ౰。利用酵素固定化方式製鄠尿素感測器之研究。2004。國立໦林科
技大學電子與資訊工程研究所碩士論文。 
 
謝振榮。2006 年 8 月。物理ᚈ月屔，尗十八ڔ四期，704-710。 
 
  -44-
 
圖1-1、生物感測器之原理 
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圖1-2、Scheme of the second measurement setup with the microreactor packed 
with lipase immobilised onto the NC sheets and lipase coupled to glass beads 
coated with keratin. 
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圖1-3、論文架構圖 
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(a) Amperometric biosensors 
 
 
 
 
(b) voltammetry，Glass electrode 
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(b)Conductometric technique 
圖2-1、電化學生物感測器之種類：(a) Amperometric biosensors、(b) 
voltammetry、(c) Conductometric technique 
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圖2-2、硫酸溶液的氧化還原反應 
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圖2-3、pH Optical sensor 
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圖2-4、QCMs(quartz-crystal microbalances ) 
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圖2-5、MOSFET、ISFET、ENFET之構造 
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圖2-6、離子感測場效電晶體(ISFET) 
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(a)
(c)
(b)
(d) (e)  
圖2-7、酵素固定化方式：(b)吸附；(c)微粒包覆；(d)包埋；(e)交聯；
(f)共價鍵結
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圖2-8、延伸式閘極感測場效電晶體（EGFET）之結構圖 
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圖2-9、非對稱離子選擇元件之等效電路【Janta J., 1983】 
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圖2-10、Schematic representation of a ternary phase diagram of 
polymer/solvent/nonsolvent. 
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圖2-11、(a) Schematic repressentation of casting film/coagulant interface. (b) 
Schematic representation of different coagulation path 
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圖2-12、尿素循環 
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圖3-1、實驗流程圖 
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圖3-2、SnO2/ITO玻璃元件 
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圖3-3、測量系統 
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圖3-4、硝化纖維素溶液配製流程
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圖3-5、酵素固定化
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圖4-1、不同比例的去離子水於硝化纖維素溶液中其元件之感測度
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(a)                  (b)                  (c) 
圖4-2、添加不同比例去離子水之硝化纖維素溶液之SEM(a)2% (b)3% 
(c)5% 
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圖4-3、不同濃度的硝化纖維素修飾於延伸式閘極感測場效電晶體表面之
感測度(轉速3000 rpm，去離子水比例為3%) 
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圖4-4、不同轉速塗佈修飾硝化纖維膜之元件其pH感測度 
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圖4-5、尿素反應曲線圖 
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圖4-6、尿素溶液濃度64 mg/dl之反應電壓 
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圖4-7、尿素感測器校正曲線圖 
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圖4-8、尿素感測器穩定 
